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開発された高機能チタン合金 (Ti-Nb-Sn 合金) は優れた強度を有し、皮質骨に近いヤング










【方法】2 種類の異なるヤング率 (45GPa と 78GPa) を持つ Ti-Nb-Sn 合金とステンレス
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鋼をマウスの脛骨髄内釘として挿入後に Bonnarens らの報告に基づきマウス脛骨に閉鎖性
骨折を作成した。骨折後 7、10、14、21、28 日目の X 線像（各群 6 匹）、骨折後 14 日目の
マイクロ-CT 像（各群 6 匹）を撮影して放射線学的解析を行なった。骨折後 7、10、14、
21、28 日目のアルシアンブルー染色組織像（各群 6 匹）により組織学的解析を行なった。
Real-time PCR を用いて骨折後 7、10、14 日目の Col1a1, Col2a1, Col10a1, Dkk1, Acp5 の
遺伝子発現（各群 6 匹）を解析した。 





骨形成マーカーである Col1a1 の発現は Ti-Nb-Sn 合金群で上昇していた。軟骨形成マーカ
ーである Col2a1、軟骨成熟マーカーである Col10a1 の発現は骨折後 14 日目では Ti-Nb-Sn
合金群は有意に低下していた。wnt シグナルを抑制し骨形成を抑制するマーカーである
Dkk1 の発現は、骨折後各群で時間経過と伴に上昇し、骨折後 14 日目では Ti-Nb-Sn 合金
群で有意に上昇していた。破骨細胞の活性マーカーである Acp5 はステンレス鋼群に比べ 7
日目では 45GPaTi-Nb-Sn 合金群で有意に上昇し、10 日目では 78GPa Ti-Nb-Sn 合金群で
有意に上昇していた。 
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【考察】組織学的評価による軟骨吸収、新生骨形成は Ti-Nb-Sn 合金群で亢進しており、そ









・Ti-6Al-4V 合金 Ti（Titanium ; チタニウム)-6Al（Alminium ; アルミニウム）-4V
（Vanadium; バナジウム）合金） 
・CP-Ti（commercially pure titanium; 工業用純チタン） 
・Ti-Nb-Sn 合金（Titanium ; チタニウム-Niobium ; ニオビウム-Stannum ; スズ）合金 










































タン合金の他に Co-Cr (Cobalt-chromium ; コバルト-クロム)合金やステンレス鋼がある。
そのヤング率は Co-Cr 合金が 230GPa、ステンレス鋼が 205GPa である。また Ti-6Al-4V
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[13, 28, 29]。骨皮質のヤング率計測法はこれまで多く報告されており、Ashman らは
continuous wane method を使用し骨皮質のヤング率を計測した[30]。また、Katsaminis と
Raftopoulos らは universal instron machine を用いた計測結果を報告し[31]、近年では
Cuppone らが死体骨の CT（Computed tomography）を使用した大腿骨の骨皮質のヤング








合金のヤング率が 55GPa であり、CP-Ti と Ti-6Al-4V 合金を含む生体用チタン合金の中で
最も低かったと報告している[27]。 
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東北大学金属材料研究所で開発された高機能チタン合金：Ti-Nb-Sn 合金[35–39]は優れ
た引っ張り強度をもち、皮質骨に近いヤング率 (約 40GPa) を持つβ型チタン合金である。
熱処理条件を最適化することで Long らの報告した[27] 55GPa よりも低いヤング率を獲得
することが可能となった。 
先行研究では Ti-Nb-Sn 合金の細胞毒性の評価、骨親和性の評価を行いその結果を報告
してきた。細胞培養での毒性試験では、Ti-Nb-Sn 合金は Ti-6Al-4V 合金および CP-Ti と比
較し、相対細胞増殖率に有意差が無く Ti-Nb-Sn 合金は細胞毒性が極めて低いこと、引き抜
き試験の結果から Ti-Nb-Sn 合金は Ti-6Al-4V 合金と同等の優れた骨結合性があること、組

























 本研究では C57BL/6 マウスを使用した。野生型の C57BL/6 マウスは Charles River 
Japan より購入した。使用したマウスは東北大学加齢医学研究所付属動物実験施設におい
て specific pathogen- free(SPF)の条件下で管理、飼育した。実験は国立大学法人東北大学
における動物実験等に関する規定に準拠しておこなった。全ての実験は 12 週齢雌のマウス
を使用しておこなった。骨癒合の分野では、近年骨折固定材料の進歩によってマウスは使用





5.2. Ti-Nb-Sn 合金 
 Ti-25%Nb-11%Sn 合金は純 Ti（純度 99.9％）、純 Nb（純度 99.9%）および純 Sn（純度
99.9%）から高周波誘導溶解法で鋳塊を作成し、合成組成を均一化するために鋳塊を数ピー
スに細断後、真空アーク溶解で再溶解した。この再溶解した鋳塊を 1100℃で 5mm のロッ
ドまで鋳造した後、熱間および冷間圧延によって 0.4mm の太さに加工し 45GPa の Ti-Nb-
Sn 合金を作成した。さらにこの Ti-Nb-Sn 合金ワイヤーの一部をクオーツ（石英）チュー
ブ内に封印して 420℃で 5 時間加熱処理し 78GPa の Ti-Nb-Sn 合金を作成した。これを長
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もその歪が大きくなる（変形し易い）。（図 2）σ= Eε（応力＝ヤング率×伸び率）の公式
がからε= σ/ E（伸び率＝応力/ヤング率）の関係が成り立つ。 
 
5.3.骨折モデルの作成 
 骨折の作成は 2%イソフルラン(フォーレン；Abbott, Wiesbaden, Germany)の吸入麻酔下
に行った。右脛骨近位端から骨髄腔内へ直径 0.4mm、長さ 17mm の鋼線を挿入後、
Bonnarens らの報告した骨折装置（図 3-A）[43, 44]を用いて脛骨骨幹部に閉鎖性骨折を作
成した。Ti-Nb-Sn 合金が傾斜機能材料である性質を利用して、加熱処理により 2 種類のヤ




















成期、リモデリング期の 4 期に分類される。本研究では骨折後 7 日目を軟骨形成期、骨折




 骨折後 7、10、14、21、28 日目に Ti-Nb-Sn 合金 (78GPa、45GPa)またはステンレス鋼
が挿入されたマウス骨折モデル（各群 6 匹）の右脛骨を摘出した直後に軟 X 線撮影装置
（SRO-M50, Sofron, Tokyo, Japan）(20kV, 2.0mA, 10sec)および X 線フィルム（Biomax 
XAR film, Carestream Health Co., New York, USA）を用いて脛骨側面像撮影を行い、骨
折部における仮骨の形成および骨癒合を評価した。X 線像における仮骨の骨化および骨癒
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合の判定には筆者（整形外科医歴 13 年目）及びもう一人の整形外科医（同 17 年目）2 名に
よる確認を行なった。骨折部周囲の軟部陰影内における透過性低下領域の出現を仮骨の骨
化、仮骨内骨化領域による骨折部の不連続性の消失を骨癒合と定義した。X 線撮影後の脛骨
を続く 5.7. の非脱灰凍結切片作成に利用して、組織学的評価を行った。 
 
5.6.マイクロ CT 評価および構造解析 
 Ti-Nb-Sn 合金(78GPa、45GPa)とステンレス鋼を使用したマウス骨折モデル（各群 6 匹）
の脛骨を摘出しマイクロ CT 撮影を行った。マイクロ CT はマウスの骨折後、過去の報告に
基づき[45]骨性仮骨が完成する骨折後 14 日目に撮影した。摘出した脛骨をマイクロ CT ス
キャナー（Scan Xmate-L090；Comscan Techno Co., Ltd, Kanagawa, Japan）を用いて撮
影した。撮影条件は電圧 75kV、電流 100μA、解像度 10.352μm/pixel、スライス厚 10.352
μm、マトリクス数 516×506 pixel で骨折部を中心に上下 506 スライス=5.238ｍｍを撮影
範囲とした。仮骨断面積が最大となる横断像において、仮骨における軟骨仮骨から新生骨へ
のリモデリングを評価するために Image J version1.47t(http//imagej.nih.gov/ij/)を用いて
仮骨の総面積（TV）および骨組織量（BV）を算出した。また単位面積当たりの骨量（BV / 
TV×100）を算出した。また過去の報告に準じて仮骨の骨性外殻形成(new cortical shell 
area / TV, % )を算出した。[45]  
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5.7.非脱灰凍結切片作成 
 摘出した脛骨を 4%パラホルムアルデヒドに 48 時間浸漬し固定を行った後、30%スクロ
ースに 24 時間浸漬して脱水した。髄腔内の固定金属を除去した後に脛骨非脱灰標本を OCT
コンパウンド(Tissue-Tec; Sakura Finetek, CA, USA)へと包埋し、液体窒素に浸漬して凍
結させ切片作成時まで-80℃で保存した。クライオスタット(Bright, Huntingdon, UK)およ
びミクロトーム刃（S35 Fine, Feather Safely Razor, Osaka, Japan）を用いて矢状断面方
向に 7μm の厚さで連続切片を作成した。矢状断面での中央付近の切片をその後の染色、組
織学的評価に用いた。切り出した凍結切片は直ちにクライオフィルム（Cryofilm Type Ⅱ 




 骨折後 7、10、14、21、28 日目の凍結切片にアルシアンブルー染色を行った（各群 6 匹）。
染色後、光学顕微鏡（BX51 microscope; Olympus, Tokyo, Japan）および付属のソフトウ
ェア（CellSens Standard version 1.7; Olympus, Tokyo, Japan）を使用して観察し、画像
をデジタルカメラ（DP73; Olympus, Tokyo, Japan）にて撮影した。 
 
5.9.組織定量評価 
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 アルシアンブルー染色標本を用いて、組織像の定量的評価を行った。骨折後 7、10、14、
21、28 日目の標本（各群 6 匹）を用いて仮骨の総面積、軟骨基質領域、新生骨領域の面積
を計測して仮骨内における軟骨基質領域、新生骨領域の面積の割合を計測した。面積の測定
は、Image J version1.47t(http//imagej.nih.gov/ij/)を使用して行なった。ImageJ に組織標







5.10. Real-Time PCR 
骨折後 7、10、14 日目にマウスの骨折部仮骨を採取した（各群 6 匹）。採取した組織を冷
却下に Polytron Homogenizer（PT-MR2100; Kinematica, Switzerland）を用いて均一に
粉砕し、Trizol reagent（Invitrogen Crop., Carlsbad, California, USA）1ml で mRNA を
抽出し、RNeasy Mini Kit for RNA extraction（Qiagen, Hilden, Germany）を用いて mRNA
を精製した。精製した mRNA は Nano Drop Lite Spectrophotometer（Thermo Scientific 
Nano Drop Products, Delware, USA）を使用して濃度を計測した。その後、mRNA は
50ng/μl 程度の濃度になるように RNase-free water で希釈し逆転写を行なう前に各サンプ
ルの濃度を調整した。濃度調整を行なった mRNA に RT Buffer, RT random primers, dNTP 
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mix, MurtiscribeTM reverse transcriptase（Applied Biosystems, Foster city, Ca, USA）を
加えて、Gene Amp®PCR system 9700（Applied Biosystems, Foster city, CA, USA）を用
いて 25℃で 10 分間、37℃で 2 時間逆転写し cDNA を合成した。 
 得られた cDNA を Nano Drop Lite Spectrophotometer（Thermo Scientific Nano Drop 
Products, Delware, USA）を使用して濃度を計測し、5ng/μl 程度の濃度まで希釈した。そ
の後、ready-to-use Taqman® Gene Expression Assays 1μl および Taqman® Universal 
Master Mix Ⅱ with Uracil-N Glycosylase 10μl（Applied Biosystems, Foster city, CA, 
USA）を加え、Taqman® Gene Expression Assays プロトコールに従い StepOnePlusTM 
real-time PCR system（Applied Biosystems, Foster city, CA, USA）を用いて 50℃2 分、
95℃10 分を各 1 回、さらに 95℃15 秒と 60℃1 分を 40 サイクル反応させて real-time PCR
を行なった。Gapdhを内部標準とした。Taqman®プローブは以下のものを使用した。Col1a1
は主に骨芽細胞により合成され骨の有機基質の 95％を占めるⅠ型コラーゲンの遺伝子であ
り、骨形成を反映する。Col2a1 および Col10a1 は軟骨基質の主成分であるⅡ型コラーゲン
およびⅩ型コラーゲンの遺伝子であり、Ⅹ型コラーゲンは増殖後の軟骨細胞が成熟し肥大
軟骨層でみられ、いずれも軟骨形成を反映する。Dkk1 は骨芽細胞の分化、活性化経路であ
る wnt / β catenin 伝達経路の阻害因子である dickkopf1 分子の遺伝子である。また Acp5
は破骨細胞のマーカーである Tartrate resistant acid phosphatase の遺伝子であり骨吸収
反応を反映する。 
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解析は StepOne software version2.2.2（Applied Biosystems, Foster city, CA, USA）を用
いて行い、それぞれの mRNA の発現量を各評価時点における内部標準に対する fold change
として求めた。 
使用したプローブ 
Col1a1 プローブ：Assay ID：Mm00801666_g1 
Col2a1 プローブ：Assay ID：Mm01309565_m1 
Col10a1 プローブ：Assay ID：Mm00487241_m1 
Dkk1 プローブ：Assay ID：Mm00438422_m1 
Acp5 プローブ：Assay ID：Mm00475698_m1 
Gapdh プローブ：Assay ID：Mm99999915_g1 
 
5.11.統計処理 
 統計学的処理は JMP, version 11.2 (SAS, Cary, NC, USA)を用いて行った。データは平均値±
標準誤差を用いて表した。各群間での組織形態計測分析、マイクロ CT による構造解析、
mRNA の発現量について統計学的有意差判定を one-way ANOVA にて分散分析を行い、各
群の平均値の差は Tukey-Kramer の検定法を使用して行なった。危険率 5%を有意水準と
して検定した。 
 










骨折後 14 日目のマイクロ CT の仮骨部の代表的な横断面スライス図 4A に示す。45GPa 
Ti-Nb-Sn 合金群において仮骨内の新生骨形成がステンレス鋼群に比して進行していた。 
骨構造解析結果を図 4B に示す。骨折後 14 日目では TV は各群間に有意差はみられなか
った。45GPaTi-Nb-Sn 合金群の BV はステンレス鋼群に対して有意に大きかった(p<0.01)
が 78G PaTi-Nb-Sn 合金群との間には有意差はみられなかった。また 78GPa Ti-Nb-Sn 合
金群とステンレス鋼群の間に有意差はみられなかった。BV / TV は 45GPa Ti-Nb-Sn 合金
群、78GPa Ti-Nb-Sn 合金群でステンレス鋼群に比べで有意に大きかった。（78GPa Ti-Nb-
Sn 合金群；p < 0.001、45GPa Ti-Nb-Sn 合金群；p <0.001）Ti-Nb-Sn 合金を使用したマ
ウスの構造解析に結果を比較すると 45GPa Ti-Nb-Sn 合金群と 78GPa Ti-Nb-Sn 合金群の
間に有意差はみられなかった。骨折部仮骨の外殻形成には各群間に有意差はみられなかっ











レス鋼群では骨折間隙の架橋形成は不十分であった。21 日目では Ti-Nb-Sn 合金群、ステ
ンレス鋼群ともに骨癒合しており外殻形成が明らかになっていたが 28日目ではより外殻形
成は鮮明になった。 
 組織像の定量的評価の結果を図 5B に示す。全評価時期を通して TV に各群間に有意差は
みられなかった。軟骨基質領域の割合は骨折後 7 日目では各群間に有意差はみられなかっ
たが、骨折後 10 日目、14 日目ではステンレス鋼群は Ti-Nb-Sn 合金群に対して有意に軟骨
基質領域は多く残存していた(10 日目、78GPa 群：n.s.、45GPa 群：p<0.05；14 日目、78GPa
群：p<0.01、45GPa 群：p<0.001)。骨折後 7 日目から経時的に各群とも新生骨領域の割合
は増加していた。骨折後 7 日目、10 日目、14 日目で Ti-Nb-Sn 合金群の新生骨領域はステ







6.4. Real time-PCR 
骨折後 7、10、14 日目の骨折部仮骨内における Col1a1、Col2a1、Col10a1、Dkk1、Acp5
の発現を図 5 に示す。骨基質分子の遺伝子である Col1a1 発現量は骨折後 14 日までは各群
とも経時的に増加していた。78GPa Ti-Nb-Sn 合金群の Col1a1 発現量は骨折後 7 日目、10
日目においてステンレス鋼群に比べ有意に高かった（7 日目：p < 0.05、10 日目：p < 0.01）。
45GPaTi-Nb-Sn 合金群における Col1a1 発現量は骨折後 14 日目でステンレス鋼群に比べ
有意に高かった（p < 0.05）。Col2a1 発現量は骨折後 7 日目では 78GPa Ti-Nb-Sn 合金群で
他の 2 群に比べて有意に高かった(ステンレス鋼群：p < 0.01、45GPa Ti-Nb-Sn 合金群：p 
< 0.05)。骨折後 14 日目ではステンレス鋼群の Col2a1 発現量は Ti-Nb-Sn 合金を使用した
2 群に対して有意に高かった（78GPa 群：p < 0.001、45GPa 群：p < 0.001）。骨折後 14 日
目におけるステンレス鋼群の Col10a1 発現量は Ti-Nb-Sn 合金を使用した 2 群に対して有
意に高かった（78GPa 群：p < 0.001、45GPa 群：p < 0.001）。Dkk1 発現量は骨折後、経
時的に増加していた。14 日目においてステンレス鋼群の Dkk1 発現量は Ti-Nb-Sn 合金を
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使用した 2 群と比較して有意に低かった（78GPa 群：p < 0.05、45GPa 群：p < 0.05）。7
日目における 45GPa Ti-Nb-Sn 合金群の Acp5 発現量はステンレス鋼群に比して有意に高
かった。（p < 0.05）。10 日目における 78G PaTi-Nb-Sn 合金群の Acp5 発現量はステンレス
鋼群に比して有意に高かった（p < 0.05）。 
以上の結果から、Ti-Nb-Sn 合金群は骨折後 7 日目から 14 日目まではステンレス鋼群に










腿骨骨折モデルで、ヤング率が 33GPa のβ型チタン合金と Ti-6Al-4V 合金で固定してその
骨癒合過程を解析し骨折後 12週では新生骨量はβ型チタン合金の方が大きく仮骨の強度も
β型チタン合金の方が優れていたことを報告している[47]。骨折部にかかる曲げ応力や圧迫












 本研究では、軟骨仮骨形成期にあたる骨折後 7 日目では組織学的には仮骨面積、軟骨領
域には各群間に差はみられなかったものの、骨新生はTi-Nb-Sn合金群で進んでいた。また、























wnt / β catenin シグナリングを遮断して骨芽細胞の分化・活性を抑制する[52, 53]。Ti-Nb-
Sn 群の Dkk1 の発現量はステンレス鋼群に比べ高く、逆説的な結果となった。Dkk1 の発
現の逆転については、Col1a1 の発現亢進に対する代償的な Dkk1 の発現亢進の可能性が推
















析し、骨折後 2 週目では仮骨内の大部分の軟骨領域は層板骨へ置換しており、5 週目では仮
骨内の骨化、リモデリングを含む骨癒合過程が完成していることを報告している[55]。本研
究でも、Ti-Nb-Sn 群では仮骨内の骨化は 2 週でほぼ完成しており、4 週では全例骨癒合し
骨リモデリング過程が進行していた。 






本研究では Ti-Nb-Sn 合金の傾斜材料特性を利用して、45GPa と 78GPa の 2 種類の弾
性率の低弾性 Ti-Nb-SN 合金による骨折治癒に対する低弾性金属材料による髄内釘固定の
影響をステンレス鋼と比較検討した。また、45GPa と 78GPa の Ti-Nb-Sn 群間では放射線
学的、組織学的、分子生物学的に骨形成、骨リモデリングにおいて有意な差は生じなかった。
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図 1・・・加熱による Ti-Nb-Sn 合金のヤング率の変化 




図 5A ・・・単純レントゲン写真 
図 5B ・・・単純レントゲン写真（拡大） 
図 6A・・・マイクロ CT 画像 
図 6B・・・マイクロ CT 構造解析結果 
図 7A・・・組織所見（アルシアンブルー染色標本） 
図 7B・・・組織標本定量評価結果 
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図 1 加熱による Ti-Nb-Sn 合金のヤング率の変化 
 
 
 423K 以上の加熱処理によって Ti-Nb-Sn 合金の弾性率は上昇を始める。また約 700K の
加熱処理でヤング率はピークを向かえ、その後は徐々にヤング率は低下する。 
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図 2 各温度における Ti-Nb-Sn の応力-歪曲線 
 
 各曲線の左の直線部分は弾性範囲であり、この直線部分の傾きがヤング率を表している。
傾き大きいほどヤング率は大きくなり同じ応力でも Ti-Nb-Sn は曲がり難い性質がある。 
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230 の重錘を 17cm の高さから落下 
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A 斜骨折 B 横骨折 
 39 / 46 
 













 アルシアンブルー染色標本 A を Image J version1.47t(http//imagej.nih.gov/ij/)に取り込
み、Split channels を使用して 3 原色（赤、青、緑）に分割しその中の赤、青を選択しその
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Nb-Sn 合金群では密度の高い骨形成がみられた（  ）。対照的に Stainless steel 群では骨
構造は疎であった（  ）。また、Stainless steel 群と 78GPa Ti-Nb-Sn 群では仮骨内に骨













Stainless steel 78GPa Ti-Nb-Sn 45GPa Ti-Nb-Sn 
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図 6-B 構造解析結果（骨折後 14 日目） 
 
 骨折後 14 日目では仮骨総量（TV）は各群間に差が無かった。骨量（BV）は 45GPa Ti-
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図 7-A 組織所見 
 
 
                         
 骨折後 7 日目は仮骨内の領域の多くは軟骨組織が占めていた。骨折後 10 日目では 45GPa 
Ti-Nb-Sn 合金群では辺縁からの骨化が進行し、仮骨内の軟骨組織の吸収も進んでいた。骨
折後 14 日目では Ti-Nb-Sn 合金群では仮骨内のほとんどの領域は辺縁からの軟骨内骨化、
仮骨内の新生骨形成が進み、軟骨領域は減少したが、ステンレス鋼群では遺残軟骨領域を認
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図 7-B  組織解析結果 
 
 骨折後 7 日目から 28 日目まで仮骨量に各群間に有意差はみられなかった。骨折後 7 日目
から 14 日目までは Ti-Nb-Sn 合金群で新生骨領域は大きく、また 10 日目から 14 日目まで
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図 8 Rt-PCR 解析結果 
 
 
 Col1a1 発現量は骨折後 7 日目、10 日目で 78GPa Ti-Nb-Sn 合金群でステンレス鋼群に
比べ有意に多く 14 日目では 45GPa Ti-Nb-Sn 合金群でステンレス鋼群に比べ有意に多か
った。Col2a1、Col10a1 の発現量は骨折後 14 日目で Ti-Nb-Sn 合金群ではステンレス鋼
群に比べ有意に少なかった。Dkk1 の発現量は骨折後 14 日目で Ti-Nb-Sn 合金群ではステ
ンレス鋼群に比べ有意に多かった。Acp5 の発現量は骨折後 7 日目では 45GPa Ti-Nb-Sn
合金群ではステンレス鋼群に比べ有意に多く、10 日目では 78GPa Ti-Nb-Sn 合金群ではス
テンレス鋼群に比べ有意に多かった。*p < 0.05, **p < 0.01, ***p < 0.001 
 
 
 
 
